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Tato práce pojednává formou literární rešerše o titanových slitinách používaných 
v medicínských aplikacích. První část je věnována titanu jako prvku, jeho základním 
vlastnostem a chování ve slitinách. V další části je rozveden pojem biokompatibility a s ní 
spojených požadavků na materiály určené k použití v prostředí lidského těla s důrazem 
na ortopedické aplikace. Tyto vlastnosti jsou dále prezentovány na slitině Ti-6Al-4V ELI 












This thesis presents use of titanium alloys in medical applications in form of literature 
research. In first part the basic properties of titanium as element are discussed as well as its 
behavior in alloys. Next part focuses on proper explanation of term biocompatibility 
and sums up specific requirements for alloys used in orthopaedic applications. These 
properties are shown on alloy Ti-6Al-4V ELI and other selected titanium based alloys which 
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Titan je stříbrolesklý kov, který je díky své afinitě k uhlíku, kyslíku, vodíku a dusíku za vyšších 
teplot, jež byly nedílnou součástí geologického vývoje Země, zastoupen v přírodě zejména 
ve formě sloučenin. Z hlediska průmyslových aplikací jde především o minerály rutil 
a ilmenit. Různé zdroje řadí titan mezi 8 nejrozšířenějších kovů [1,2]. 
I přes svou zdánlivou dostupnost byl poprvé izolován teprve koncem 18. století. Vyššího 
objemu produkce bylo dosaženo až v první polovině 20. století, avšak jeho zpracování je 
dosud velice nákladnou záležitostí.  
Dodnes nejvýznamnějším odbytištěm titanu je průmysl zabývající se výrobou barev. Minerál 
rutil je totiž základní surovinou pro výrobu titanové běloby. První technicky významné 
titanové slitiny začaly vznikat v době druhé světové války a postupně si našly cestu do celé 
řady civilních aplikací. V tomto ohledu nejperspektivnější se stala slitina Ti-6Al-4V, která se 
začala používat jako určitá univerzální slitina pro extrémní podmínky. Do těch lze s určitým 
odstupem zařadit rovněž ortopedické aplikace. Po řadu let se tato slitina jevila jako vhodný 
kandidát pro výrobu implantátů, zejména pak díky vysoké korozní odolnosti, nízké 
hmotnosti, chemické stabilitě a dobrým mechanickým vlastnostem.  
V této době také docházelo k rozvoji dalších vědních oborů, zejména pak imunologie, 
mikrobiologie, genetiky a řady dalších medicínských disciplín. Postupem času byly zjištěny 
určité nepříznivé vlivy slitiny Ti-6Al-4V, a to hlavně v delších časových horizontech. 
Na základě těchto poznatků vzešly požadavky na vývoj a výzkum nových, vhodnějších slitin. 
Titan jako základ těchto slitin nicméně přetrval, ale začalo se pracovat na jiných chemických 
složeních budoucích materiálů. V hledáčku byly především prvky, u nichž prokazatelně 
nedochází k alergickým, zánětlivým, či jiným nežádoucím odezvám organismu. 
Z mechanických vlastností byla pozornost soustředěna především na snižování Youngova 
modulu pružnosti. Najít kompromis mezi jeho nízkou hodnotou a zachováním požadovaných 
mechanických vlastností, se ukázalo jako nelehký úkol. Proto došlo na celou řadu výzkumů, 
které se snažily najít optimální technologické postupy, jež by vyprodukovaly materiál 
vhodných vlastností. 
Krom specifických požadavků, které na materiál klade samotná povaha aplikace, je nutné 
často zohlednit i ztížený přístup v průběhu implantování. Při návrhu vhodné slitiny se tak 
stávají nepostradatelné informace získané přímo od ortopedů a v neposlední řadě též 
od samotných pacientů.  
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1 Titan a jeho slitiny 
1.1 Metalurgie titanu 
Je-li sledováno zastoupení titanu v průmyslových aplikacích, je zřejmé, že nejvýznamnějším 
produktem s obsahem titanu je oxid titaničitý (TiO2), který se v přírodě nachází ve formě 
minerálu s názvem rutil. Ten má celou řadu uplatnění, především jako součást barev - 
titanová běloba, plnivo v papírenském průmyslu, či při výrobě plastů a skel. Význam těchto 
aplikací vynikne, je-li zdůrazněna skutečnost, že výroba kovového titanu tvoři jen asi 6 % 
světové produkce. Díky relativní dostupnosti rutilu v přírodní formě a jeho snadné 
zpracovatelnosti, byly jeho světové zásoby významně ovlivněny intenzivní těžbou 
v 50. letech. Jeho deficit byl nahrazen syntetickým rutilem, který se získává z minerálu 
ilmenit (FeO∙TiO2), který je chudší co do obsahu TiO2, nicméně je relativně dobře dostupný. 
V současnosti tvoří syntetický rutil přibližně 90% produkce [3]. 
Kovový titan je nejčastěji produkován pomocí Krollova procesu. Do něj vstupuje rutil, 
syntetický či přírodní, který je za působení chloru přeměněn na chlorid titaničitý (TiCl4). Ten 
je dále redukován na kovový titan pomocí sodíku nebo hořčíku. Výsledkem je titanová 
houba, která je dodávána buď jako hutní polotovar nebo je dále upravována do finální slitiny 
ve vakuových obloukových pecích [4]. Je zřejmé, že celý proces je poměrně nákladný. 
Nahrazení Krollova procesu efektivnější a levnější metodou je velice aktuálním problémem, 
který brání širšímu použití titanových slitin. S ohledem na současné trendy ve výrobních 
technologiích se výzkum stáčí směrem k práškové metalurgii. Zde se uvažuje především 
o využití rutilových písků, jejichž bohatá naleziště se nachází na pobřeží Austrálie či Srí Lanky. 
Vyvíjené procesy dokáží v jednom kroku zpracovat z nich získaný syntetický rutil přímo 
na titanový prášek. V závislosti na kvalitě vstupní suroviny bude možné použít i samotný 
rutilový písek [5].  
 
 
1.2 Fyzikální vlastnosti titanu a jeho slitin 
 
Fyzikální vlastnosti prvků jsou úzce spjaty s jejich polohou v periodické tabulce. Titan se 
nachází ve 4. periodě prvků v ústřední skupině kovů. Je tedy ve stejné periodě jako železo, 
nikl a měď a jeho vlastnosti jsou podobné zirkonu.  Oproti dalším kovům v této periodě má 
nižší měrnou hmotnost (4505 kg.m-3) a vyšší teplotu tání (1665 °C) [1,6].  
Z procentuálního porovnání atomových velikostí na obrázku číslo 1 je zřejmé, že titan se 
svým atomovým poloměrem 145 pm [7], tvoří s většinou prvků substituční tuhé roztoky. 
Výjimkou jsou pouze prvky jako uhlík, dusík, kyslík a vodík, které tvoří s titanem intersticiální 




























Titan tvoří dvě základní alotropické modifikace. Do teploty 882 °C tvoří modifikaci α 
s hexagonální mřížkou s těsně uloženými atomy (HCP). Nad teplotou 882 °C vzniká 
modifikace β s krychlovou, prostorově středěnou mřížkou (BCC) [6].  
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1.3 Mechanické vlastnosti titanu 
 
Největší vliv na mechanické vlastnosti čistého titanu má přítomnost nečistot, především 
kyslíku, dusíku a uhlíku. Pevností se čistý titan vyrovnává běžným konstrukčním ocelím, avšak 
má nižší modul pružnosti, který je ovšem velice žádanou vlastností právě v ortopedických 
aplikacích. Mezi další přínosné vlastnosti patří schopnost zachovat poměrně vysokou 
hodnotu meze únavy v korozních prostředích. Odolnost proti korozi je dána tvorbou 
pasivační vrstvy na povrchu (nejčastěji TiO2, nebo TiH). 
Nejvýznačnějším problémem titanu je jeho vysoký součinitel tření, a tedy náchylnost k otěru 
a zadírání. Tento problém se dá zdárně omezit celou řadou povrchových úprav [6]. 
Čistý titan a především pak jeho slitiny jsou charakteristické vysokou měrnou pevností, 
kterou si uchovávají i v pásmu vyšších teplot (kolem 550 °C), kde běžné konstrukční materiály 





Obr.č.2: Mez kluzu vybraných slitin v závislosti na teplotě [1] 
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1.4 Dělení slitin titanu 
 
Prvky tvořící s titanem technicky významné slitiny lze podle charakteru fázových diagramů 
rozdělit do čtyř základních skupin (viz obrázek číslo 3).  Prvky jako cín a zirkon nemají vliv 
na teplotu fázové přeměny, ale poskytují zpevnění tuhého roztoku (viz obrázek č.3a). 
Stabilizací fáze α, tedy zvýšením teploty, při které transformuje fáze α na fázi β, jsou 
význačné prvky jako hliník, kyslík a vodík (viz obrázek č.3b). Naopak prvky, které teplotu 
transformace snižují, tedy stabilizují β-fázi, jsou především vanad, tantal, molybden a niob 
(viz obrázek č.3c). Dostatečně vysoký obsah těchto prvků umožňuje existenci fáze beta 
i za pokojových teplot. Poslední skupinou jsou prvky tvořící spolu s titanem eutektické slitiny. 
Mezi nejvýznamnější prvky s touto vlastností řadíme mangan, chrom a železo (viz obrázek 
č.3d) [4]. 
 
Obr.č.3: Dělení slitin titanu podle charakteru fázového diagramu [4] 
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Dalším kritériem pro rozdělení titanových slitin je podle druhu převažující fáze. Ty se dají 
rozdělit na tyto základní druhy. 
1.4.1 Slitiny α 
 
Tyto slitiny jsou význačné velkou tepelnou stabilitou, dobrou pevností a odolností 
proti porušení křehkým lomem i za velmi nízké teploty. Prvky, které rozšiřují fázi alfa 
a zvyšující teplotu fázové přeměny jsou typicky hliník, kyslík, dusík a uhlík. Avšak pouze hliník 
v koncentracích okolo 5 až 10 hmotnostních procent má pozitivní vliv na mechanické 
vlastnosti. 
 
1.4.2 Slitiny pseudo α 
 
Jedná se o slitiny obsahující maximálně 6 hmotnostních procent fáze β. Vznikají ze slitin α, 
které jsou obohaceny o malé množství prvků stabilizujících a zpevňujících fázi β. Nejčastěji se 
jedná o železo, chrom, molybden a vanad.  Hmotnostní podíl těchto prvků se pohybuje 
v řádu desetin, maximálně však do 2 hmotnostních procent [1,8]. 
 
1.4.3 Slitiny α+β 
 
V těchto slitinách nenacházíme převažující fázi, využívá se široké spektrum struktur, které 
jsou odvislé od tepelného zpracování a případného tváření. Typickým zástupcem je slitina 
Ti-6Al-4V, která se vyznačuje vysokou pevností v tahu, až 1125 MPa, a také vysokou 
odolností proti únavovému namáhání v korozním prostředí. Tato kombinace vlastností ji 
předurčuje pro širokou řadu aplikací od lopatek turbín po sportovní náčiní. Jedním z odvětví, 
které jej začalo hojně využívat, byla také ortopedie. Nicméně studie z 90. let začaly 
poukazovat na nebezpečí vzniku zánětlivých tkání v reakci na dlouhodobou přítomnost 
vanadu v těle, a proto bylo započato její postupné nahrazování slitinami β [1,9]. 
 
1.4.4 Slitiny β 
 
Prvků stabilizujících fázi β je celá řada a obecně se dají dělit podle jejich chování 
v jednotlivých fázích: 
1) Prvky tvořící substituční tuhé roztoky s neomezenou rozpustností 
v modifikaci β-titanu a částečnou rozpustností ve fázi α. Patří sem tantal, niob, vanad 
a molybden.  
2) Prvky tvořící tuhé roztoky jak s fází α, tak β. Mezi ně řadíme zirkonium a hafnium. 
3) Prvky s omezenou rozpustností v obou fázích, které tvoří intermetalické sloučeniny. 
Sem patří především mangan, chrom, železo, měď, nikl, křemík a kobalt [9]. 
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Tyto slitiny jsou obecně význačné nízkým modulem pružnosti a vysokou odolností 
proti korozi. V současnosti patří β-slitiny titanu v ortopedii mezi nejatraktivnější materiály 
a jejich vývoj a výzkum je předmětem bádání několika vědeckých týmů po celém světě. 
 
1.4.4.1 Metastabilní fáze ω 
 
 Stejně jako u dalších kovů ve 4. periodě prvků (krom titanu jsou to zirkon a hafnium), vzniká 
ve slitinách s obsahem β-stabilizujících prvků přechodná fáze ω. Tato termodynamicky 
metastabilní fáze se vyznačuje neúplnou hexagonální strukturou (v originále: „non-close 
packed hexagonal phase“) [10]. Tato přechodná fáze byla v době svého objevení v roce 1954 
[11] považována za nežádoucí, protože způsobovala křehké chování slitin titanu. Později byla 
této fázi věnována značná pozornost, a to především díky zjištění, že v přiměřeném množství 
poskytuje zlepšení žádaných materiálových charakteristik, zejména pak zvýšení meze únavy 
či meze kluzu.  
Vznik fáze ω může být iniciován při následujících operacích:  
 
1) Prudké zakalení z oblasti výskytu β-fáze 
2) Precipitační vytvrzování (stárnutí) slitin při teplotách 100 – 500 °C 
3) Náhlá deformace materiálu 
Každá z výše uvedených možností nachází své uplatnění v různých aplikacích [12]. 
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2 Biokompatibilita 
2.1 Historický vývoj 
Souhrnným výrazem biokompatibilita nejčastěji rozumíme schopnost vzájemné koexistence 
živé tkáně a neživého přidaného materiálu bez přítomnosti nežádoucích imunitních reakcí. 
Pro správnou definici tohoto slova je nezbytné plné pochopení vývoje, kterým tento termín 
za posledních 50 let prošel. Jako prvotní zdroj popsání této problematiky se nejčastěji uvádí 
práce doktora Harolda Ridleyho (1906 – 2001), který za války sloužil jako chirurg u britského 
letectva. Po druhé světové válce se setkal s několika případy, kdy v rámci lékařských 
prohlídek byly u řady pilotů nalezeny cizorodé úlomky uvnitř oční bulvy. Zajímavostí bylo, že 
ve většině případů se jednalo o letce, kteří se aktivně účastnili bojů nad Evropou na strojích 
Supermarine Spitfire. Ty byly vybaveny krytem kokpitu z materiálu Perspex, což byl tehdejší 
výrobní název polymetylmetakrylátu, dnes známého pod označením plexisklo či akrylátové 
sklo. Výhodou tohoto materiálu byla možnost jej vyrábět v rozličných aerodynamicky 
vhodných tvarech při zachování relativně nízké hmotnosti. Ovšem při průstřelu docházelo 
k odštěpení mikroskopických částic, které často skončily právě v oku pilota. Doktora Ridleyho 
zaujala skutečnost, že i přes zjištění přítomnosti úlomku v těle pacienta až řadu let 
po incidentu, nikdy nedocházelo k imunitní reakci jako u jiných materiálů, které vyvolávaly 
otok, zarudnutí či bolest. Jeho práce položila základ pro budoucí hlubší výzkum a poznání 
materiálů, které později získaly označení jako biomateriály [13]. Následoval prudký rozmach 




Biomateriálem rozumíme přírodní či uměle vytvořený materiál, jehož primární funkcí je řídit, 
doplňovat nebo úplně nahrazovat funkci živé tkáně. Vyvolá-li takový materiál minimální 
biologickou odezvu v organismu, lze jej označit jako biokompatibilní. Tohoto termínu je však 
nutno používat obezřetně, protože slovní základ kompatibilita poukazuje na obecně dobré 
chování při kontaktu s tkání a tělesnými tekutinami. Často též rozumíme pojmem 
biokompatibilita vliv materiálu na biologický systém. Naopak reakce materiálu na prostředí, 
do nějž je umístěn, je často z tohoto označení vynechána – výjimku tvoří případy, kdy reakce 
materiálu na prostředí vyvolá zpětně reakci v biologickém systému. Pro popis vlivu prostředí 
na materiál je lepší použít termínu biodegradace, který ovšem nelze vnímat pouze 
v negativním smyslu. Dobrým příkladem jsou například materiály pro hluboké stehy, kde je 
naopak jejich rozklad v organismu žádaným efektem [14].  
 
2.3 Volba materiálu s ohledem na biokompatibilitu 
Klíčovou otázkou je výběr materiálu v medicínských a chirurgických aplikacích, který je 
mnohem komplexnější záležitostí než v případě běžných inženýrských problémů. Při výběru 
z nepřeberného množství materiálů lze v první fázi zúžit okruh použitelných kandidátů 
při zohlednění výsledné požadované funkce. Hlavním kritériem, které rozhodne o správnosti 
volby, je ovšem výsledné chování a fungování materiálu v konkrétní aplikaci. To lze ovlivnit 
vhodnou kombinací konstrukčního řešení (tvar, velikost, uchycení) a materiálových vlastností 
jako pevnost, hustota či složení. Pro vyhodnocení biokompatibility tedy není klíčová pouze 
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biologická odezva na materiál, ale skutečnost, zda materiál plní veškeré požadavky určené 
povahou konkrétní aplikace. Biokompatibilitou tedy obecně rozumíme takové chování, které 
lze ve specifické aplikaci považovat za přijatelné [14,15].  
Chceme-li určitým způsobem vyhodnocovat chování materiálu v oblasti jeho aplikace, je 
vhodné přihlédnout ke dvěma základním kritériím:  
 Odezva organismu – lokální a systémová reakce odlišná od žádaného efektu 




2.4 Dělení biomateriálů 
Materiály pro medicínské aplikace lze dělit podle celé řady kritérií. Jako nejpříhodnější se jeví 
rozdělení podle povahy reakce organismu na daný materiál: [14] 
1. Inertní materiály – implantovaný materiál nevyvolává žádnou reakci 
2. Interaktivní materiál – implantovaný materiál je navržen tak, aby vyvolával určitou 
prospěšnou reakci, jako například vrůstání či přilnutí 
3. Funkční materiál (v originále „Viable material“) – implantovaný materiál obsahující 
nebo přitahující živé buňky v místě implantace, se kterým organismus naloží jako 
s běžnou tkání a aktivně jej přijme či přeformuje. 
4. Materiály s tkáňovou strukturou (v originále „Replant material“) – implantované 
materiály tvořené přirozenou tkání vypěstované in vitro z buněk získaných z těla 
konkrétního pacienta 
V současnosti patří mezi nejpoužívanější materiály druhého typu. Popsaných vlastností je 
dosahováno například pórovitou strukturou, bioaktivními povlaky a celou řadou dalších 
povrchových úprav. Materiály třetí kategorie jsou předmětem výzkumu a klinického 
testování. Poslední kategorie je záležitostí následujících let, nicméně poznatky v oboru 
genetiky a imunologie naznačují, že realizaci takového materiálu, který by splňoval označení 
plně biokompatibilní, nic nebrání [14].  
 
 
2.5 Biomateriálové inženýrství jako samostatný obor 
Z výše popsaného je zřejmé, že studium biomateriálů je interdisciplinární záležitostí. 
Následující diagram názorně ukazuje provázanost jednotlivých odvětví:  
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Obr.č.4:  Diagram struktury vědního oboru biomateriálového inženýrství [14] 
 
 Je zřejmé, jak úzce jsou tyto vědní oblasti spjaty, nicméně těžiště této dynamicky se 
rozvíjející disciplíny stále leží v oboru materiálového inženýrství, avšak bez širší znalosti 
problematiky se neobejdeme.  
Tradiční chápání tohoto oboru je postaveno především na interakci na rozhraní implantát – 
tělo, viz obrázek číslo 5. U organismu se bere v potaz především reakce v blízkém okolí, jako 
například prorůstání, zanícení a hojení. U materiálů je v hledáčku odolnost proti lomu, 
opotřebení, korozi, únavovému porušení a jeho případná degradace.  
 
Obr.č.5: Původní oblasti zájmu biomateriálového inženýrství [14] 
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Během posledních 40 let se pohled na věc poněkud rozšířil a samotný obor se stal mnohem 
komplexnějším. Úroveň dnešního poznání poukazuje v tomto směru spíše na následující 
provázání:   
 
 
Obr.č.6: Novější pojetí oboru biomateriálového inženýrství [14] 
 
Výraz buňka nahrazuje dřívější intenzivní soustředění na rozhraní tělo - implantát. Nyní je 
pozornost věnována chování buněk nejen na tomto rozhraní, ale také v kontextu organismu 
jako celku. Důraz je kladen také na původ buněk (včetně pěstování in vitro), jejich 
stimulování, a v neposlední řadě také na dočasné či trvalé genetické modifikace. S tím souvisí 
pojem signálu, který označuje produkty molekulárního inženýrství, jež dokáží ovlivnit 
rychlost a kvalitu procesu přijímání či hojení. Poslední pojem – matrice, lze připodobnit 
k tradičnímu chápání materiálového inženýrství, tedy provázanost struktury a mechanických 
vlastností, ale opět z pohledu chování materiálu v dané aplikaci, s přihlédnutím na všechny 
důsledky s tím spjaté [14]. Budeme-li se dále věnovat materiálům jako takovým, je třeba mít 
tyto souvislosti neustále na paměti. 
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3 Ortopedické aplikace 
3.1 Historický úvod 
Ortopedie je definována jako lékařský obor zabývající se léčbou a prevencí deformit, 
abnormalit a zranění opěrného a pohybového aparátu - tedy kostí, šlach a vazů [16]. Dnes je 
jeho nedílnou součástí používání celé řady implantátů, které zlepšují, podporují nebo plně 
nahrazují funkci původního opěrného a pohybového aparátu. Hojné využití implantátů 
začíná koncem 19. století, kdy se medicína začíná zabývat nejen akutními problémy, ale 
i prevencí a dlouhodobou léčbou. Této proměně značně pomohl objev paprsků X Wilhelma 
Conrada Röntgena z roku 1895 [17,18]. V tomto období též došlo mimo jiné ke značným 
pokrokům v oblasti anesteziologie a tím byla připravena půda pro rozvoj tohoto lékařského 
odvětví. 
V následujících 30 letech byl vývoj značně poznamenán historickými událostmi, nicméně 
v meziválečném období začínají nacházet své uplatnění implantáty z kobalt-chromových 
slitin a nerezových ocelí, které budou dominantní až do 90. let.  
Po roce 1960 dochází k zavádění titanu do medicínských aplikací, a to především díky 
průběžným výsledkům klinických zkoušek, které prokázaly jeho imunnost vzhledem 
k biologickým tkáním [19]. Velmi populární se stává především slitina Ti-6Al-4V, která 
vykazovala velice podobné vlastnosti jako do té doby používané materiály.  
Koncem století se vývoj v tomto odvětví stáčí směrem ke zlepšení tribologických vlastností 
a hlubšímu poznání latentních alergických reakcí.  
 
3.2 Požadavky kladené na ortopedické implantáty 
Základním předpokladem pro úspěšné použití implantátu je jeho biokompatibilita. Jak bylo 
řečeno výše, tento pojem v sobě skrývá celou řadu specifických požadavků. Materiál 
pro výrobu implantátů nelze obecně prohlásit za biokompatibilní. Úroveň biokompatibility je 
nutno posuzovat pro každou specifickou aplikaci samostatně, s přihlédnutím na výsledné 
chování. Je-li pamatováno na tyto skutečnosti, pak lze najít určité společné problémy, kterým 
musí materiálový inženýr při návrhu implantátu pro obecnou ortopedickou aplikaci čelit. 
Dobrým ukazatelem, který pomáhá určit hlavní body zájmu v oblasti vývoje ortopedických 
implantátů, jsou statistická data. Z nich lze vyčíst, že na přelomu tisíciletí trpělo některou 
formou onemocnění opěrného aparátu přibližně 90 % lidí starších 40 let. Z demografických 
údajů je zřejmý téměř sedminásobný nárůst této věkové kategorie v období do roku 2010 
[20]. Spolu s rostoucí úrovní zdravotní péče se také zvyšuje šance na dožití vyššího věku [14]. 
Tyto dvě skutečnosti dohromady způsobují nejen nárůst počtu zákroků, při kterých dochází 
k nahrazení původní kostní tkáně, ale také ke značnému zvýšení počtu takzvaně revizních 
zákroků, při kterých je provedena náhrada původního implantátu. Důvodů, proč je původní 
implantát nutno nahradit je celá řada - některé z nich jsou vyznačeny v obrázku číslo 7. 
Podle některých údajů se dá očekávat strmý nárůst tohoto druhu zákroku v období do roku 
2030. Dobrým příkladem je odhad nárůstu počtu revizních operací náhrad kolenního kloubu, 
který činí v tomto údobí až 607 % [20]. Pacient po takovémto opakované zákroku má 
~ 15 ~ 
 
podstatně nižší šanci na plné zotavení než pacient, který jej podstoupí pouze jednou, a proto 
je těmto operacím nutno předcházet vhodnou volbou materiálu implantátu. 
 
Obr.č.7: Diagram příčin selhání implantátů [20]   
Pozornost je tedy třeba obrátit k velké odolnosti materiálu proti otěru a korozi, dále pak 
k dobré lomové houževnatosti a únavové životnosti. Implantát je cyklicky zatěžován 
proměnnou amplitudou a předpokládaný počet cyklů se může pohybovat v řádech až 108. 
Tuto hodnotu je obtížné správně odhadnout, liší se pacient od pacienta. Mechanické selhání 
implantátu však není tak častým jevem. Mnohem běžnější jsou důsledky plynoucí 
z rozdílného modulu pružnosti implantátu a kosti. 
 
3.3 Wolfův transformační zákon  
Tento zákon, definovaný německým doktorem anatomie Juliem Wolfem v roce 1892, říká, že 
následkem primárních změn tvarů a podle převažujícího zatížení kostí nebo jen 
podle funkčních úkolů kostí, vznikají v kostech změny vnitřní architektoniky i druhotné 
změny zevního tvaru kostí. Tvar kosti je tedy sekundární a rozhoduje o něm funkce [21,14]. 
Tato skutečnost má při použití implantátů dalekosáhlé důsledky. Podíváme-li se 
na mechanické vlastnosti kostí, zjistíme, že Youngův modul pružnosti kostí je v rozmezí 10 až 
30 GPa, tedy řádově nižší než u většiny kovů [22]. Dříve běžně používané chrom-kobaltové 
slitiny mají modul pružnosti větší než 220 GPa [23]. Je-li tímto materiálem nahrazena část 
kosti, dochází k nerovnoměrnému přenosu zatížení mezi kostí a implantátem. Tento efekt je 
znám pod pojmem Stress-shielding [22]. Větší část zatížení je přenášena implantátem, což 
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vede k odtížení kosti v jejím okolí, která se v souladu s Wolfovým transformačním zákonem 
přeformuje a dochází tak k jejímu značnému oslabení. Na obrázku číslo 8 je znázorněn 
Stress-shielding efekt u totální endoprotézy. Jedná se o výpočtový model vytvořený pomocí 
metody konečných prvků, porovnávající rozložení měrné deformační energie v krčku 
zdravého femuru (na obrázku vlevo), s femurem s implantovanou kloubní náhradou 
při pohledu do frontální roviny. Simulovaný případ představuje teoretickou situaci 
bezprostředně po operaci, kdy ještě nedošlo k přetransformování kostní tkáně v blízkém 
okolí implantátu [24]. Je zřejmé, že došlo ke značnému snížení měrné deformační energie 



















Obr.č.8:  Srovnání rozložení měrné deformační energie ve zdravém femuru a femuru 
s implantátem [24] 
 
 Tento jev je značně nežádoucí, protože hrozí vysoké nebezpečí vylomení implantátu. Krom 
úprav konstrukčního řešení, zejména tvaru protéz, je předmětem výzkumu také snaha 
vytvořit materiál o dostatečně nízkém modulu pružnosti a přiblížit se tak mechanickým 
parametrům kostí. Ukázalo se, že materiálem vykazujícím nejlepší kombinaci požadovaných 
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vlastností při zachování nízkého Youngova modulu, jsou obecně slitiny titanu, především pak 
slitiny s převládající fází β [9].  
3.4 Korozní odolnost materiálu 
Veškeré kovové implantáty jsou v místě svého určení do jisté míry vystaveny 
elektrochemické korozi. Při kontaktu s tělními tekutinami dochází k agresivním reakcím 
a to  zejména díky přítomnosti chloridových iontů a celé řady bílkovin. V takovémto prostředí 
dochází u kovových složek slitin k jejich oxidaci a rozpuštěný kyslík je redukován do formy 
hydroxidů. Tento jev může vyvolat jednak změnu strukturních vlastností daného materiálu 
a dále pak nežádoucí odezvu organismu na vedlejší produkty koroze. Odolnost proti korozi je 
u většiny kovů a slitin řízena vlastnostmi pasivační vrstvy. Tato 3-10 nm silná vrstva oxidů 
odděluje kov od okolního prostředí [25]. Míra korozního opotřebení může být dále ovlivněna 
několika způsoby:  
1) Složení implantátu – zejména kombinace materiálů, například polymerní výstelka 
kloubního pouzdra a kovová hlava kloubu 
2) Výrobní postup – čistota vstupního materiálu, technologie opracování, tepelné 
zpracování, pasivační procesy na povrchu materiálu 
3) Chirurgický proces – především míra poškození povrchu implantátu při manipulaci 
v průběhu operace (oděrky od chirurgických nástrojů) 
4) Umístění implantátu – samotná pozice v těle, přenos zatížení, drobné odchylky 
v chemickém složení (nepatrné rozdíly v hodnotě pH v okolním prostředí) [14] 
U titanových slitin dochází k samovolné tvorbě pasivační vrstvy TiO2, která je velmi stabilní 
a v některých případech vykazuje schopnost zvýšené integrace kostní tkáně a implantátu 
[25]. Samotná vrstva oxidu titaničitého ovšem nezajišťuje dostatečnou mechanickou 
odolnost a zejména u aplikací, kde dochází k vyššímu opotřebení otěrem, je nutno použít 
dodatečné povrchové úpravy za účelem zlepšení tribologických vlastností. 
 
3.5 Odolnost proti opotřebení 
U kloubních náhrad, které jsou téměř nejčastější variantou implantátů, dochází 
na kontaktních plochách k opotřebení otěrem. Ten je důsledkem smíšeného mazacího 
režimu v kloubním spoji. Relativní pohyb jednotlivých částí implantátu tvoří miliardy 
mikroskopických částic, které jsou uvolňovány z povrchu materiálu. Tyto částice se dále 
usazují v těle a mohou vyvolat celou řadu nežádoucích reakcí. Obecně lze tomuto jevu 
předcházet volbou tvrdšího materiálu, ale tyto materiály mají obecně vyšší Youngův modul 
pružnosti než materiály měkčí, který je na druhou stranu výhodnější s přihlédnutím k Stress-
shielding efektu [25]. 
Pro vyhodnocení odolnosti proti opotřebení se často využívá různých forem tzv. Fretting 
testu. Fretting samotný je speciálním případem únavového opotřebení povrchu. Vzniká 
u celé řady průmyslových aplikací, kde je kontakt ovlivněn mechanickými vibracemi 
(kmitáním). U implantátů k tomuto jevu dochází nejčastěji v okolí kostních šroubů, 
používaných k ukotvení implantátu, ale také v blízkosti stykových ploch. Právě ve třecích 
kontaktech vznikají povrchová pnutí, která mohou vést ke tvorbě trhlin a únavě frettingem. 
Opotřebení frettingem se následně projeví jako trhliny na povrchu materiálu, které mohou 
vést až k uvolnění drobných fragmentů (tzv. wear debris). Tyto fragmenty jsou po nějakou 
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dobu zachyceny v kontaktu a tím ovlivňují jeho výsledné chování. Jedná se tedy o dynamický 
proces, kde vliv vibrací, kontaktních ploch, tribo-chemický účinek a přítomnost wear debris 
hrají důležitou roli [26]. Mechanismus vzniku frettingového opotřebení je zřejmý z obrázku 
číslo 9. 
 
Obr.č.9: Mechanismus vzniku frettingového opotřebení [25] 
 
Titanové slitiny bez dodatečných povrchových úprav obecně vykazují poměrně špatné 
výsledky fretting testů a nepříliš příznivé tribologické vlastnosti, a to zejména díky své nízké 
tvrdosti. To má za následek zvýšené uvolňování nežádoucích fragmentů (wear debris), které 
jsou velmi často vtlačeny zpět do materiálu v oblasti kontaktních ploch, což způsobuje mimo 
jiné narušení pasivační vrstvy. 
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4 Slitina Ti-6Al-4V ELI 
Tato slitina nachází největší uplatnění v oblasti leteckého průmyslu, který využívá až 80 % 
celkové produkce. Druhým největším odběratelem jsou právě lékařské aplikace, které 
odebírají přibližně 3 % [27]. Slitina Ti-6Al-4V ELI („Extra-Low Intersticial“) má oproti běžné 
verzi Ti-6Al-4V předepsány nižší hodnoty u obsahu železa a prvků tvořících intersticiální tuhé 
roztoky, zejména uhlíku a kyslíku (viz tabulka číslo 1). To se projeví v lepších mechanických 
vlastnostech, především zvýšené lomové houževnatosti a vyšším odporem proti šíření 
únavových trhlin [28]. 
                                     Zastoupení prvků v hmotnostních procentech 
 O (1) N (1) C (1) H (1) Al (2) Fe (1) V (2) 
Ti-6Al-4V 0,20 0,05 0,1 0,0125 6 0,30 4 
Ti-6Al-4V ELI 0,13 0,05 0,08 0,0125 6 0,25 4 
  (1) maximální povolený obsah nečistot  (2) jmenovitý obsah 
Tab.č.1: Složení Ti-6Al-4V a Ti-6Al-4V ELI [27] 
 
U této slitiny nelze hovořit o převládající fázi, řadíme ji tedy mezi slitiny s kombinací struktur 
α a β. Nutno podotknout, že výhledově mají v ortopedických aplikacích největší potenciál 
titanové slitiny s převládající fází β, a to zejména díky nízkým modulům pružnosti a výborné 
biokompatibilitě. Nicméně všechny tyto slitiny vzešly z poznatků získaných právě 
na materiálu Ti-6Al-4V ELI. Ten je v praxi používán na výrobu implantátů již řadu let, a proto 
je považován za určitý etalon pro vývoj dalších slitin.  
 
4.1 Změna mechanických vlastností v průběhu pracovního života 
materiálu 
Implantáty jsou po celou dobu své životnosti namáhány cyklickým zatěžováním s proměnnou 
amplitudou. I u shodných implantátů se velikost zatížení a počet zátěžných cyklů výrazně liší 
pacient od pacienta. Jako příklad se často uvádí náhrada kyčelního kloubu, u které se 
odhaduje počet zátěžných cyklů přibližně na 3,5 × 106 za rok. Měření mechanických 
vlastností v průběhu únavového života materiálu je dobrým ukazatelem pro předpověď 
zbytkové životnosti a odolnosti proti lomovému porušení [29].   
Výsledky laboratorních zkoušek ukazují značné změny mechanických vlastností u slitiny 
Ti-6Al-4V v oblasti nízkocyklické a vysokocyklické únavy. Jak je zřejmé z obrázku číslo 10, 
dochází v oblasti nízkocyklické únavy ke zpevňování materiálu. Díky tomuto jevu může dojít 
ke změnám přenosu zatížení mezi implantátem a kostí ve smyslu stress-shielding efektu. 
Těmto jevům však lze poměrně dobře předcházet vhodným konstrukčním řešením 
implantátu. 
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Obr.č.10: Změna mechanických vlastností v průběhu únavového života slitiny Ti-6Al-4V [29] 
 
Jednou z výhod slitiny Ti-6Al-4V ELI je stabilní chování v průběhu únavového života, které 
není nikterak výrazně ovlivněno okolním prostředím. Laboratorní výsledky únavových testů 
v ohybu za rotace ukazují, že únavová pevnost je přibližně stejná, když je test prováděn 
na vzduchu, či v simulovaném prostředí těla (zde nahrazeno Ringerovým roztokem1). 
Oproti tomu dříve hojně používaná nerezová ocel SUS 316L v žíhaném stavu vykazuje 
v simulovaném prostředí těla značný pokles pevnosti u vzorků podrobených vyššímu počtu 
zátěžných cyklů, než u odpovídajících vzorků testovaných pouze na vzduchu [30].  
Na obrázku číslo 11 je viditelné srovnání hodnot únavové pevnosti vybraných materiálů 
používaných pro výrobu implantátu při 107 cyklů. Je zřejmé, že titanové slitiny dosahují 
v porovnání s dříve používanými nerezovými ocelemi až dvojnásobné únavové pevnosti.  
                                                     
1
 Ringerův roztok – znám též jako fyziologický roztok. Izotonický roztok několika solí v destilované vodě, určený 
k simulování prostředí podobnému prostředí lidského či zvířecího těla. Nejčastěji obsahuje chlorid sodný, 
chlorid draselný, chlorid vápenatý a hydrogenuhličitan sodný, který funguje jako regulátor výsledné hodnoty pH 
[14]. 






Obr.č.11:  Srovnání únavové pevnosti různých slitin při 107 cyklů. Hodnoty bez poznámky 
„ohyb za rotace“ byly získány z jednoosé únavové zkoušky [30] 
~ 22 ~ 
 
Výše zmíněné trendy byly potvrzeny rovněž výsledky klinických testů in vivo, kdy byly měřeny 
a srovnávány hodnoty únavové pevnosti materiálů, které byly určitý čas implantovány 
v tělech králíků. U nerezové oceli navíc došlo v prostředí těla ke změně tvrdosti povrchové 
vrstvy materiálu – precipitačnímu vytvrzení, kdežto tvrdost titanových slitin nebyla zvýšenou 
teplotou těla nikterak ovlivněna, viz obrázek číslo 12[30]. 
 
 
Obr.č.12: Srovnání povrchové tvrdosti před a po implantování do těla králíka [30] 
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5  Titanové slitiny určené k omezení stress shielding efektu 
 
Zdánlivě nejjednodušším způsobem k omezení stress shielding efektu je snížení hodnoty 
Youngova modulu pružnosti, ideálně na hodnotu rovnou modulu pružnosti kostí. 
Nejzásadnějším problémem tohoto přístupu je zachování rovnováhy mezi relativně nízkou 
hodnotou modulu pružnosti a udržením vhodných hodnot statické a dynamické pevnosti.  
Původní slitiny používané k výrobě implantátů vykazovaly krom vyšších modulů pružnosti 
také celou řadu negativních vlastností, na které se začalo postupně přicházet. Například dříve 
velmi používaná nerezová ocel SUS 316L obsahuje nikl, který je prokazatelným alergenem. 
Navíc feromagnetická povaha tohoto materiálu způsobovala problémy u vyšetření 
magnetickou rezonancí. Později hojně používaná slitina Ti-6Al-4V ELI začala být s postupem 
času nahrazována, protože vanad vykazuje při dlouhodobém působení v těle toxické chování 
a také hliník při dlouhodobé přítomnosti v organismu působí jako neurotoxin 
a podle některých teorií přispívá k urychlení neurodegenerativních onemocnění, jako 
například Alzheimerovy choroby [31]. 
Je zřejmé, že díky těmto základním nedostatkům začaly být původní materiály nahrazovány. 
Na jejich místo nastoupily především titanové slitiny s převládající fází β, které obecně 
vykazují hodnoty Youngova modulu pružnosti pod 90 GPa. Při použití netoxických a alergie 
nevyvolávajících prvků, byly vůbec nejnižší hodnoty dosaženy u slitin Ti-35Nb-4Sn 
a Ti-24Nb-4Zr-7.9Sn, které po sérii tvářecích procesů dosahovaly hodnot kolem 40 GPa [32]. 
Tepelně mechanické zpracování má u slitin tohoto typu často značný vliv na dodatečné 
snížení modulu pružnosti a současné zlepšení mechanických vlastností.  
 
5.1 Zlepšení pevnostních charakteristik 
Lepších pevnostních charakteristik lze obecně dosáhnout například deformačním zpevněním, 
zjemněním struktury, precipitačním vytvrzováním či disperzním zpevněním. Je-li požadováno 
zachování nízkého modulu pružnosti, je jednou z nejvýhodnějších metod nárůst počtu 
dislokací a tím zvětšení plastických deformací pomocí standardních tvářecích procesů, 
jako například válcování za studena, kování za studena, či pomocí speciálních tvářecích 
technik, jako je například metoda High Pressure Torsion (HPT)2. 
Tento efekt je zřejmý na změně pevnostních charakteristik slitiny Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr (dále 
TNTZ) na obrázku číslo 13. Deformační zpevnění - nárůst počtu dislokací, má značný vliv na 
zvyšování meze pevnosti a naopak pokles tažnosti. Oproti tomu smluvní mez kluzu zůstává u 
většiny vzorků téměř konstantní, tedy i Youngův modul pružnosti je přibližně stejný. Výrazný 
nárůst je zřejmý především u válcovaného vzorku a vzorku upraveného metodou HPT 
s vyšším počtem rotačních cyklů (HPT, N=10). 
  
                                                     
2
 High Pressure Torsion (HPT) – metoda, při které je zkušební vzorek či hutní polotovar vystaven torznímu 
namáhání za současného podélného stlačování. Množství vznikajících dislokací je určeno počtem rotačních 
cyklů, které se pohybují v řádu jednotek až desítek [33]. 
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Obr.č.13: Vliv zpracování na pevnostní charakteristiku materiálu: a) žíhaný materiál – 
790 °C / 3,6 ks; b) válcovaný za studena; c) HPT – počet cyklů N=1; d) HPT – počet cyklů N=5; 
e) HPT – počet cyklů N=10   [22] 
 
5.2 Zlepšení únavových vlastností 
Jak je zřejmé z obrázku číslo 14, únavová pevnost vzorků z materiálu TNTZ, které byly 
vystaveny pouze tváření za studena, není tak vysoká jako u vzorků, které byly žíhány.  
Obr.č.14:  Wöhlerovy křivky pro různě tepelně-mechanické úpravy. Žíhání 790 °C / 3,6 ks. 
Všechna precipitační stárnutí po dobu 259,2 ks [22]. 
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Únavové vlastnosti materiálu je možno dále zlepšit, je-li po žíhání či tváření zařazeno 
precipitační vytvrzení za zvýšených teplot. V matrici s převládající fází β při této operaci 
dochází k precipitaci fáze α a také fáze ω, což má v makroskopickém měřítku vliv na zpevnění 
materiálu a zároveň růstu modulu pružnosti, jak je zřejmé z obrázku číslo 15.  
 
Obr.č.15: Youngův modul pružnosti slitiny Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr: a) žíháno 790 °C/3,6 ks; 
b) žíhání, precipitační stárnutí 325 °C/259,2 ks; c) žíhání, precipitační stárnutí 
400 °C/259,2 ks; d) válcování za studena; e) válcování za studena, precipitační stárnutí 
325 °C/259,2 ks; f) válcování za studena, precipitační stárnutí 400 °C/259,2 ks; g)  žíhání, 
precipitační stárnutí 450 °C/259,6 ks [22] 
 
Obecně přítomnost fáze ω způsobuje křehnutí titanových slitin, nicméně v případě slitiny 
TNTZ vyvolává malé množství této fáze nárůst pevnosti i modulu pružnosti, zároveň však 
zvyšuje odolnost proti únavovému poškození. Pro dosažení struktury s těmito vlastnostmi je 
tedy třeba relativně krátké precipitační stárnutí za poměrně nízkých teplot. Doba, po jakou je 
materiál vystaven precipitačnímu stárnutí, se projevuje v opětovném nárůstu modulu 
pružnosti. Tento trend je zřejmý z obrázku číslo 16. Okolo času 10,6 ks se hodnota modulu 
pružnosti blíží 80 GPa, což je určitá limitní hodnota, která by neměla být překročena, aby 
nedocházelo ke vzniku výrazného Stress-shielding efektu. Setrvání na zvýšené teplotě má 
ovšem pozitivní vliv na únavový život, jak je vidět na obrázku číslo 17.  
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Obr.č.17: Wöhlerovy křivky pro různé úpravy slitiny TNTZ [22] 
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6 Speciální titanové slitiny s proměnnou hodnotou modulu pružnosti 
 
Jak bylo řečeno dříve, míru biokompatibilty lze ověřit až nasazením v konkrétní aplikaci. 
Dobrým příkladem je zavedení metastabilní slitiny Ti-30Zr-3Cr-3Mo na výrobu interních 
fixačních zařízení pro spinální operace. Požadavek na vývoj této slitiny totiž vzešel přímo 
od chirurgických týmů.  
Různé druhy poškození páteře, ať už vrozené, jako například skolióza, či způsobené úrazem, 
často vyžadují voperování podpůrného zařízení známého jako Harringtonův implantát. Ten 
má nejčastěji tvar štíhlé tyče kruhového průřezu, která je na jedné straně upevněna v místě 
přechodu těla obratle a trnového výběžku a na straně druhé obdobným způsobem na obratli 
následujícím – viz obrázek číslo 18 [31].  
 
 
Obr.č.18: Harringtonův implantát [34]  
V průběhu operace chirurg uzpůsobuje tvar tyče podle tvaru páteře a požadované funkce 
implantátu. Protože se jedná pouze o podpůrný aparát, který je po splnění svého úkolu 
a skončení léčebného procesu většinou vyjmut, je opět nutné pamatovat na vznik Stress-
shielding efektu, jenž by mohl negativně ovlivnit stavbu okolní kostní tkáně. Díky tomu se 
jako vhodný materiál nabízejí v jiných ortopedických aplikacích běžně používané slitiny 
s nízkým modulem pružnosti, jako například Ti-6Al-4V či slitina TNTZ. Jejich nízký modul 
pružnosti, který je na jedné straně žádoucí, je značným problémem pro operatéra, protože 
znesnadňuje ohnutí materiálu. Po odtížení totiž dochází ke značnému odpružení tyče, které 
by ve stísněném prostoru operované oblasti mohlo způsobit poškození okolní tkáně. 
Nebezpečí odpružení je tím menší, čím je vyšší modul pružnosti, jak je zřejmé z obrázku číslo 
19 [22,31]. 
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Obr.č.19: Vliv velikosti Youngova modulu pružnosti na odpružení [22] 
 
Řešením tohoto problému je slitina s proměnným modulem pružnosti. Tou je právě slitina 
Ti-30Zr-3Cr-3Mo tvořená matricí s převládající fází β. U ní dochází v místech největších 
deformací ke vzniku metastabilní fáze ω. Ta způsobí značné zpevnění v deformované oblasti 
a tedy lokální zvýšení Youngova modulu pružnosti, což má za následek snížení velikosti 
odpružení. Výhodou tohoto řešení je zachování nízkého modulu pružnosti v nedeformované 
části – viz obrázek číslo 20 [31]. 
 
Obr.č.20: Princip implantátu ze slitin s proměnným modulem pružnosti [31] 
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Vliv proměnného modulu pružnosti je dobře patrný při srovnání se slitinu TNTZ. Na obrázku 
číslo 21 je zobrazen diagram závislosti porovnávacího koeficientu R na velikosti prodloužení 
při jednoosé tahové zkoušce. Koeficient R je získán z následující rovnice: 
  
       
       
    
 
Tahové napětí σi je vztaženo na plochu průřezu vzorku – A, a jeho velikost odpovídá danému 
prodloužení. Význam jednotlivých hodnot prodloužení je zřejmý z vloženého diagramu v XXX 
(31-fig9). 
 
Obr.č.21:  Závislost porovnávacího koeficientu R na testovacím prodloužení; srovnání slitin 
[31] 
 
Jak je vidět z diagramu na obrázku 21, závislost koeficientu R na velikosti testovacího 
prodloužení je u obou slitin klesající. Velikost odpružení se však u slitiny Ti-30Zr-3Cr-3Mo 
ustaluje na konstantní hodnotě v oblastí prodloužení větší než 3 %. V reálné aplikaci tedy lze 
očekávat, že od určité míry deformace bude velikost odpružení s rostoucí deformací 
konstantní, což by mělo operatérovi značně usnadnit práci s implantátem, neboť bude 
schopen lépe odhadovat jeho chování [31]. 
  




V této práci bylo zhodnoceno použití vybraných titanových slitin zejména v ortopedických 
aplikacích. Pro správné vyhodnocení bylo nejprve třeba uvést některé vlastnosti titanu jako 
prvku a jeho typické chování ve slitinách s různými dalšími prvky. Dále bylo uvedeno 
rozdělení slitin podle krystalografické sktruktury a převládajících fází. Nezbytné bylo rovněž 
rozvedení pojmu biokompatibility a jejího posuzování. V neposlední řadě byly uvedeny 
některé základní požadavky kladené na materiály pro ortopedické aplikace. S pomocí výše 
uvedených informací bylo představeno několik vybraných slitin a prezentovány rozdíly 
v jejich chování. Na základě všech těchto poznatků lze formulovat několik závěrů: 
 
1) Titan jako prvek je poměrně hojně zastoupen v zemské kůře, nicméně jeho získávání 
je značně obtížné. Jeho výjimečné mechanické vlastnosti jsou ovšem stále natolik 
atraktivní, že ani vysoká cena metalurgických procesů není pádným důvodem 
k omezení jeho spotřeby. Dá se tedy očekávat, že v následujících letech dojde k vývoji 
nových technologických postupů vedoucích ke zvýšení dostupnosti surového titanu. 
 
2) Dříve velmi atraktivní a dodnes používané slitiny s kombinací fází α a β, zejména 
slitina Ti-6Al-4V, začnou ve specifických aplikacích ustupovat slitinám s pouze jednou 
převládající fází. Dá se odhadovat, že slitina Ti-6Al-4V, která byla dříve považována 
za jakýsi univerzální materiál pro extrémní aplikace, bude vytlačena jednofázovými 
slitinami, jejichž mechanické a fyzikální vlastnosti budou v závislosti na složení 
nastavovány tak, aby plně uspokojily požadavky na ně kladené každou konkrétní 
aplikaci. 
 
3) Vhodnost materiálu pro ortopedické aplikace nelze vyhodnocovat pouze při znalosti 
materiálových věd. Posouzení biokompatibility implantátu jako celku vyžaduje 
komplexní znalosti z oblasti mechaniky, biologie, chemie, medicíny a celé řady dalších 
oborů. Navíc každá konkrétní aplikace má celou řadu specifických požadavků a jejich 
splnění lze vyhodnotit až po reálném nasazení a s určitým časovým odstupem, který 
může činit i několik desítek let. 
 
4) Je-li v souladu s výše uvedeným vytipováno několik již používaných slitin, je možné 
vyzvednout nejpodstatnější vlastnosti těchto materiálů. Asi nejvýznamnější je nízký 
modul pružnosti, který zajistí, aby nedocházelo v souladu s Wolfovým 
transformačním zákonem k oslabování kostí. Ideální materiál by měl mít Youngův 
modul pružnosti shodný s okolní kostí. Nejslibněji v tomto ohledu vypadají titanové 
slitiny s převládající fází β.  
 
5) Zachování nezbytných mechanických vlastností při nízkém modulu pružnosti lze 
dosáhnout celou řadou chemicko-tepelných i mechanických úprav. Právě v tomto 
odvětví lze v následujících letech čekat velký rozvoj. Výzkumné týmy se podle všeho 
blíží minimálním hodnotám Youngova modulu pružnosti, kterých lze dosáhnout 
změnami v primární struktuře, při zachování dalších zásadních vlastností, jako je 
například složení nevyvolávající alergické či jiné nežádoucí reakce. Dalším logickým 
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krokem je tedy rozvoj technologických postupů, umožňujících zlepšení mechanických 
vlastností u takovýchto materiálů. 
 
6) Titanové slitiny v současnosti hrají nejvýznamnější roli mezi materiály vhodnými 
k použití při výrobě ortopedických implantátů. Vývoj nových slitin, jejich zavedení 
do praxe a tedy možnost posoudit jejich vhodnost, je velice nákladný a dlouhodobý 
proces. Je otázkou, zda-li dnes vyvíjené slitiny nebudou odstaveny na příslovečnou 
druhou kolej posunem poznání na poli genetického inženýrství a nástupem in vitro 
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Obr.č.1: Srovnání velikostí atomových poloměrů prvků ve vztahu k atomovému 
poloměru titanu [6]  
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Obr.č.2: Mez kluzu vybraných slitin v závislosti na teplotě [1] 
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Obr.č.3: Dělení slitin titanu podle charakteru fázového diagramu [4] 
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Obr.č.4: Diagram struktury vědního oboru biomateriálového inženýrství [14] 
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Obr.č.5: Původní oblasti zájmu biomateriálového inženýrství [14]  
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Obr.č.6: Novější pojetí oboru biomateriálového inženýrství [14] 
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Obr.č.7: Diagram příčin selhání implantátů [20]   
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Obr.č.8: Srovnání rozložení měrné deformační energie ve zdravém femuru a 
femuru s implantátem [24] 
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Obr.č.9: Mechanismus vzniku frettingového opotřebení [25] 
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Obr.č.11: Srovnání únavové pevnosti různých slitin při 107 cyklů. Hodnoty bez 
poznámky „ohyb za rotace“ byly získány z jednoosé únavové zkoušky [30] 
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Obr.č.12: Srovnání povrchové tvrdosti před a po implantování do těla králíka [30] 
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Obr.č.13: Vliv zpracování na pevnostní charakteristiku materiálu: [22] 
 
24 
Obr.č.14: Wöhlerovy křivky pro různě tepelně-mechanické úpravy. Žíhání 
790 °C / 3,6 ks. Všechna precipitační stárnutí po dobu 259,2 ks [22] 
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Obr.č.16: Vliv délky precipitačního stárnutí na Youngův modul pružnosti při teplotě 
300 °C [22] 
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Obr.č.17: Wöhlerovy křivky pro různé úpravy slitiny TNTZ [22] 
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Obr.č.18: Harringtonův implantát [34]   
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Obr.č.19: Vliv velikosti Youngova modulu pružnosti na odpružení [22] 
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Obr.č.20: Princip implantátu ze slitin s proměnným modulem pružnosti [31] 
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Obr.č.21: Závislost porovnávacího koeficientu R na testovacím prodloužení; srovnání 
slitin [31] 
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